











Antiglaukomatöse Implantate, d. h. Röhr-
chen zur Verbesserung der Flüssigkeits-
drainage im Auge (hier als „Shunt“ be-
zeichnet, . Abb. 1) werden seit den frü-
hen 80er-Jahren des letzten Jahrhunderts 
bei der chirurgischen Behandlung des 
Glaukoms, insbesondere bei dem thera-
pieresistenten Glaukom, eingesetzt. Über 
gute Ergebnisse wurde namentlich beim 
chronischen neovaskulären Glaukom, 
beim Glaukom bei Aphakie, beim Glau-
kom nach Epithelinvasion der Vorder-
kammer, beim Glaukom bei perforieren-
der Keratoplastik sowie beim entwick-
lungsbedingten Glaukom berichtet.
Ein grundsätzliches Problem, das die 
konventionellen fistulierenden Glaukom-
operationen belastet, betrifft die Konjunk-
tivalfibrose, die einen chirurgisch ange-
legten Abflusskanal zunehmend behin-
dert. Von Bedeutung ist jedoch, dass die-
se Komplikation auch beim Einsatz eines 
Implantates wirksam werden kann. Die 
in den folgenden Abschnitten angestell-
ten strömungsmechanischen Betrach-
tungen, ausgehend von den Modellierun-
gen von Gardiner et al. [1], gelten deshalb 
in weitgehend gleicher Weise ebenso bei 
der shuntgestützten fistulierenden Ope-
ration wie bei der konventionellen fistu-
lierenden Operation, wo kein Shunt ver-
wendet wird.
Gardiner et al. entwickelten ein theo-
retisches Modell, anhand dessen sich die 
Druck- und Strömungsverhältnisse des 
Kammerwassers beim Glaukom und 
insbesondere nach einem chirurgischen 
Eingriff zur Verbesserung dessen Abflus-
ses analysieren ließen. Es wird dabei da-
von ausgegangen, dass sich im subkon-
junktivalen Gewebe aufgrund des künst-
lich geschaffenen Abflusskanals ein Si-
ckerkissen bildet, von wo aus die Flüs-
sigkeit im Kapillarnetz der Subkonjunk-
tiva resorbiert wird. Wichtigste Zielgröße 
schließlich ist der intraokulare Druck, da 
dieser Druck von zentraler klinischer Be-
deutung ist. Das Modell gestattet es, die 
Verhältnisse im gesunden Auge mit den-
jenigen bei Erkrankung und therapeu-
tischem Ansatz (künstlicher Abflusska-
nal) anhand von Parametervariationen 
zu vergleichen.
Die rasch zunehmende Leistungsfä-
higkeit von informationsverarbeitenden 
Einrichtungen bezüglich Hard- und Soft-
ware, insbesondere auch von Kleinrech-
nern, gestattet es, theoretische Model-
le auf physikalisch-mathematischer Basis 
zu formulieren, die der enormen Kom-
plexität biologischer Gegebenheiten im-
mer näher kommen. Dass solche Ansätze 
auch im Hinblick auf die Analyse von kli-
nischen Verfahren von Nutzen sein kön-
nen, soll im Folgenden beispielhaft dar-
gelegt werden. Limitierend ist dabei der 
Umstand, dass quantitative Angaben be-
züglich Parameter im physiologischen 
und insbesondere pathologischen Be-
reich, welche die diesbezüglichen Prozes-
se charakterisieren, nur beschränkt vor-
handen und schwer zu erheben sind.
Modellierung
Die zu berechnende Zielgröße bei der 
Modellierung ist, wie oben erwähnt, der 
intra okulare Druck (IOP), wofür die 
Flüssigkeitsbilanz in der Vorderkam-
mer hauptsächlich bestimmend ist. Das 
für diese Bilanz relevante Gebiet ist in 
. Abb. 1 schematisch gezeigt. Dieser Be-
reich wird für die Modellierung in 2 Teil-
gebiete unterteilt, 
1.  das Flüssigkeitsvolumen in der Vor-
derkammer sowie deren Zu- und Ab-
flüsse,
2.  das subkonjunktivale Gewebe.
In den beiden folgenden, der Aufteilung 
entsprechenden Abschnitten werden die 
dem Modell von Gardiner et al. zugrun-





In einem ersten Schritt wird der Flüssig-
keitswechsel in der Vorderkammer (Flüs-
sigkeitsvolumen V) durch eine Kontinui-
tätsgleichung erfasst, da bei den vorherr-
schenden Drucken Inkompressibilität des 





Dabei bezeichnet Fin die Flüssigkeitspro-
duktion pro Zeiteinheit im Ziliarkörper, 
Fout den Ausfluss durch das  trabekuläre 
Maschenwerk sowie den uveosklera-
len Weg und Fdrain den künstlichen, chi-
rurgisch geschaffenen Abfluss (Shunt, 
. Abb. 1).
Die Produktionsrate Fin des Kam-
merwassers beträgt normalerweise 2,5 µl 
min−1; sie variiert typischerweise zwi-
schen 1,5 und 3 µl min−1 [2] und hängt 
vom Augendruck (IOP) sowie von allfäl-
ligen Medikationen ab. Das pro Zeitein-
heit abfließende Volumen Fout folgt so-
dann dem Gesetz von Goldmann [3], das 
für das vorliegende Modell um den Faktor 
ε erweitert wurde
 (2)
EVP bedeutet den episkleralen Venen-
druck, der dem Augendruck entgegen-
wirkt. Der Parameter Ctrab wird verwen-
det, um die Durchlässigkeit bzw. den 
Strömungswiderstand des trabekulären 
Weges zu charakterisieren. Die zusätz-
lich eingeführte Größe ε (0 < ε < 1) ge-
stattet die Modellierung krankhaft ver-
änderter Verhältnisse (ε → 0 bedeutet 
einen größeren Abflusswiderstand, ins-
besondere bei Vernarbung); beim ge-
sunden Auge gilt ε = 1. Fu schließlich be-
schreibt den uveoskleralen Abfluss. Vor 
dem Erstellen eines künstlichen Abflus-
ses gilt Fout = Fin; wenn also Fout und die 
Parameter im ersten Term rechts der 
Gleichung (2) bekannt sind, kann der 
uveosklerale Abfluss Fu bestimmt wer-
den. Aufgrund von dokumentierten 
Untersuchungen [2, 4, 5] haben Gar-
diner et al. in ihren Rechnungen ange-
nommen, dass Fu vom intraokularen 
Druck IOP unabhängig sei, sich beim 
Glaukom nicht verändere und rund 15% 
von Fin betrage.
Der künstliche Abfluss (Shunt) 
kann mithilfe des Gesetzes von Hagen- 
Poiseuille modelliert werden, da er die 
Form eines zylindrischen Röhrchens hat, 
dessen Länge groß im Vergleich zum 
Durchmesser ist und die zeitlichen Fluss-
variationen gering sind:
 (3)
R (Durchmesser) und L (Länge) be-
schreiben die Abmessungen des Röhr-
chens, μ die Viskosität (Zähigkeit) 
des Kammerwassers und ptissue den 
Gewebe druck der Bindehaut im Bereich 
des Sickerkissens.
Die in der Gleichung (1)  formulierte 
Volumenänderung hängt direkt mit 
dem intraokularen Druck zusammen. 
In weiten Bereichen ist dieser Zusam-
menhang linear und kann durch eine 
Konstante, Kr (okuläre Steifigkeit), be-
schrieben werden:
 (4)
Werden die Gleichungen (1)–(4) zusam-
mengefasst, erhält man eine  differenzielle 
Beziehung für die Abhängigkeit der zeit-
lichen Veränderung des Augendruckes 
(Zielgröße) von den übrigen modellbe-
stimmenden Größen, d. h. Ein- und Aus-
fluss, Druckverhältnisse, Strömungs-




Der Gewebedruck ptissue in der Gleichung 
(5) bezieht sich auf den Druck im Zugang 




Der künstliche erzeugte Abfluss des 
Kammerwassers endet in einem Sicker-
kissen, das sich zwischen der Sklera und 
der Konjunktiva ausbildet (. Abb. 1). 
 Letztere agiert als Barriere für die Flüssig-
keit. Schließlich wird diese im Kapillar-
netz resorbiert und abgeführt, das sich in 
dem das Sickerkissen umgebenden sub-
konjunktivalen Gewebe als auch in der 
Binde haut, welche die Blase bedeckt, be-
findet. Zur Modellierung des beschrie-
benen Flüssigkeitsweges eignet sich die 
Theorie der porösen Medien. Die kom-
plexen Strömungsverhältnisse durch eine 
Unzahl von mikroskopischen Wegen wer-
den dabei gewissermaßen „verschmiert“ 
und durch ein homogenes Medium dar-
gestellt. Die Gleichung, die ein derarti-
ges Medium beschreibt, wird als Gesetz 
von Darcy [6] bezeichnet; dieses hat  viele 
praktische Anwendungen, z. B. Flüssig-
keitsbewegungen im porösen Erdreich, 























Die vektorielle Größe  beschreibt die 
mittlere Strömungsgeschwindigkeit im 
komplexen Strömungsgeflecht, K die hy-
draulische Konduktivität und pi den 
Gradientenvektor (d. h. die Ableitung in 
Strömungsrichtung) des interstitiellen 
Druckes (die Flüssigkeit strömt in Rich-
tung abnehmenden Druckes; beachte, 
dass der Druck im Sickerkissen und im 
umgebenden subkonjunktivalen Gewebe 
örtlich variabel ist). In der Gleichung (6) 
wird ein linearer Zusammenhang postu-
liert; die kritische Größe ist dabei die hy-
draulische Konduktivität K, die in jedem 
Einzelfall gesondert zu bestimmen ist. 
Häufig ist dies nicht trivial, denn darin 
stecken insbesondere die Komplexität des 
mikroskopischen Strömungsnetzwerkes 
sowie die Druckverteilung, und diese Zu-
stände können sich zudem zeitlich verän-
dern, z. B. durch Vernarbungen.
Nimmt man im Folgenden an, die ana-
tomischen Gegebenheiten seien mindes-
tens kurzzeitlich konstant, gilt für die 
Strömung aufgrund der Inkompressibili-
tät des Kammerwassers die Beziehung
 (7)
Die Größe S bedeutet das pro Zeit- und 
Volumeneinheit zugeführte (positiv) 
oder abgeführte (negativ) Flüssigkeitsvo-
lumen1. Die Gleichung (7) stellt eine Bi-
lanzierung dar, d. h., falls Zu- und Abfluss 
gleich groß sind, ändert sich das Strö-
mungsfeld nicht. Die Zusammenfassung 
der Gleichungen (6) und (7) führt zu
 (8)
Im Gewebe, welches das Sickerkissen um-
gibt, verändert sich das Flüssigkeitsvolu-
men durch Resorption im Kapillarbett 
(das Sickerkissen selbst enthält vernach-
lässigbar wenig Gefäße). Dieser Flüssig-
keitsaustausch wird durch das in der Phy-







Hier bezeichnet Lp die Permeabilität der 
Kapillarwände, SA/V die Größe der Ober-
fläche aller Kapillaren pro Volumenein-
heit, pv den Flüssigkeitsdruck in den Ka-
pillaren, pi, wie bereits erwähnt, den inter-
stitiellen Druck und πv bzw. πi die zuge-
hörigen onkotischen Drucke. Die als Re-
flexionskoeffizient bezeichnete Größe 
σ berücksichtigt pauschal verschiedene 
 Effekte, u. a. die nicht vollständige Un-
durchlässigkeit der Kapillarwände für 
Proteine oder elektromechanische Inter-
aktionen an den Kapillarwänden.
Die Druckverhältnisse im unregelmä-
ßig geformten Sickerkissen und umge-
benden Gewebe sind, wie oben erwähnt, 
örtlich variabel, d. h., die Gleichung (8) ist 
eine partielle Differenzialgleichung. Die 
gewöhnliche Differenzialgleichung (5) 
wird nun mit der Gleichung (8) kombi-
niert, womit das Gleichungssystem kom-
plett ist. Zu beachten ist dabei, dass im 
zweiten Teil keine zeitlichen Abhängig-
keiten auftreten, d. h., kurzzeitig auftre-
tende Veränderungen, z. B. Schwellungen, 






Fluiddynamik des Kammerwassers beim chronischen 
einfachen Glaukom. Mechanismen der Drucknormalisierung 
































Hydrodynamics of aqueous humor in chronic 
simple glaucoma. Mechanisms of pressure 




























Das System kann numerisch gelöst 
werden, falls alle Parameter bekannt sind. 
Tatsächlich besteht in der Festlegung der 
Parameterwerte eine aufwendige und 
entscheidende Aufgabe. Nicht nur cha-
rakterisieren diese Eigenschaften die Lö-
sung weitgehend, es ist tatsächlich so, dass 
das Ausmaß an physiologisch bekannten 
Größen die Komplexität des Modells be-
stimmt (es ist sinnlos, ein komplexeres 
Modell mathematisch zu formulieren, als 
eines, das mit bekannten physiologischen 
Parametern beschrieben werden kann). 
Entsprechend haben Gardiner et al. den in 
. Infobox 1 angegebenen Parametersatz 
aus umfangreichem Quellenmaterial zu-
sammengetragen. Dabei sind auch Schät-
zungen und Extrapolationen aus anderen 
Geweben verwendet; insbesondere in pa-
thologischen Fällen sind Parameterwerte 
jedoch oft nicht dokumentiert.
Resultate
In . Abb. 2 wird der IOP des operier-
ten und nicht operierten Auges in Funk-
tion des gesamten (Strömungs-)Wider-
standes (Kehrwert der Konduktivität) 
des trabekulären Weges εCtrab dargestellt. 
Der in der Ordinate dargestellte Parame-
ter ε [Gleichung (2), 0 < ε < 1, „fraction of 
normal outflow facility“] bezieht sich auf 
Vernarbung, d. h. auf die das Sickerkissen 
umgebende, 0,2 mm dicke Schicht (ε → 0 
bedeutet zunehmender Widerstand), res-
pektive Nichtvernarbung. Man sieht, dass 
die Druckregulierung bei großen Wi-
derständen, also beim Glaukom, beein-
trächtigt wird. Wenn keine Narbe vor-
handen ist, werden 75% der Flüssigkeit 
im  episkleralen Gewebe resorbiert. Die-
ser Anteil fällt bei Vernarbung und muss 
durch eine Druckerhöhung des IOP aus-
geglichen werden. Extrapolierte Druck-
werte bei extrem hohem Widerstand, d. h. 
bei ε → 0, sind unrealistisch, da bei hohen 
Drucken eine Ischämie des Ziliarkörpers 
eintritt.
Obwohl hier nicht explizit gezeigt, 
wurde im Computerexperiment der Ra-
dius des Abflussröhrchens zwischen 20 
und 400 µm variiert und ebenso dessen 
Länge zwischen 1 und 20 mm, ohne dass 
dies die Werte, die in der . Abb. 2 gege-
ben sind, stark verändert hätte. Das heißt, 
dass das Röhrchen im Bereich der getes-
teten Werte dem Fluss sehr wenig Wi-
derstand entgegensetzt. Man könnte so-
mit den IOP durch Messung des Druckes 
im Sickerkissen bestimmen. Der gemein-
hin gebrauchte Röhrchenradius (300 µm; 
[12]) könnte des Weiteren wesentlich ver-
kleinert werden, wenn man von rein fluid-
dynamischen Gesichtspunkten ausgeht.
Die . Abb. 3 zeigt Simulationen, d. h. 
das Verhalten des IOP in Funktion der 
hydraulischen Leitfähigkeit K und der 


















































LpSA/V. Es ist offensichtlich, dass eine 
Verminderung der Absorption oder des 
Transportverhaltens den IOP kritisch be-
einflusst.
Es wurde in Simulationsversuchen 
auch die Wirkung der Blasengröße auf 
den IOP untersucht (. Abb. 4, wie in der 
. Abb. 2 in Funktion des eine Vernar-
bung charakterisierenden Parameters ε 
dargestellt). In diesen Rechnungen wur-
de die Höhe des Sickerkissens, respektive 
dessen Ausdehnung verdoppelt, respekti-
ve halbiert. Das Volumen des Sickerkis-
sens wurde dadurch um einen Faktor 8 
verdoppelt, respektive verkleinert; die 
Oberfläche dadurch um einen Faktor 4 
verändert. Es zeigt sich, dass kleine Sicker-
kissen zu höheren IOP führen als große. 
Große Blasen hingegen können zu Hypo-
tonie führen, was nicht erwünscht ist.
Diskussion
Das hier vorgestellte Modell erlaubt es, 
die Wechselwirkung und den Einfluss 
der Größen IOP, Kammerwasserproduk-
tion, Kammerwasserabfluss, Geometrie 
des Sickerkissens, hydraulische Leitfähig-
keit und die Absorption in den episklera-
len Gebieten abzuschätzen. Ein Vergleich 
mit klinischen Daten ergibt gute Überein-
stimmungen [17–22].
Bei abnehmender hydraulischer Leit-
fähigkeit, d. h. bei zunehmendem Strö-
mungswiderstand [ε → 0 in der Glei-
chung (2), . Abb. 2], wird das Kam-
merwasser zunehmend schlechter absor-
biert. Im Grenzfall wird nichts mehr ab-
sorbiert, und man wird im Wesentlichen 
auf den Zustand vor der Operation zu-
rückgeworfen, da eine zunehmende Ver-
narbung die hydraulische Leitfähigkeit 
he rabsetzt. Selbst bei dicken, kollage-
nen Narben, auch wenn diese stark vas-
kularisiert sind, ist dieser Effekt (Absorp-
tion) unzureichend. Das Kammerwasser 
erreicht in solchen Fällen die Gefäße nur 
noch in ungenügendem Maße. Sickerkis-
sen bei höherem IOP haben eine Tendenz 
zu dickeren Wänden und sind gegen ihre 
Umgebung stark abgesetzt, d. h., sie sind 
nicht diffus und haben ein kleineres Vo-
lumen [23]. Dieses in der Klinik beobach-
tete Phänomen kommt durch die Com-
putersimulationen klar zum Ausdruck. 
Es ist bemerkenswert, dass die besten Vo-
raussagen, die das Modell hinsichtlich hy-
draulischer Leitfähigkeit und Absorption 
macht (. Abb. 3), in einem IOP-Bereich 
liegen, wo dieser am empfindlichsten für 
diese Parameter ist. Das heißt, dass be-
reits geringe Differenzen in diesen Para-
Unoperated eye
Operated eye - no scar
Operated eye - with scar

















































































metern, deren angenommene typische 
Werte einen Großteil der Bevölkerung 
repräsentieren, einen signifikanten Ein-
fluss auf den Erfolg einer Operation ha-
ben. Der Zustand beim nicht operierten 
Auge wird jedoch auch bei abnehmen-
dem ε im Modell kaum erreicht, denn der 
durch das Implantat künstlich geschaffene 
Abflusskanal bleibt in jedem Fall erhalten, 
wenn auch sehr beschränkt. Bei der kon-
ventionellen fistulierenden Operation ist 
dies hingegen weniger der Fall, und theo-
retisch könnten hier höhere Drucke er-
reicht werden.
Das vorliegende Modell basiert auf 
fluidmechanischen Gegebenheiten; bio-
logisch fundierte Vorgänge sind nur zum 
Teil mit einbezogen. Damit hat das Mo-
dell klare Limitationen. Insbesondere zu 
den in . Abb. 3 dargestellten Resultaten 
ist zu erwähnen, dass diese auf Schätzun-
gen bzw. auf Extrapolationen aus anderen 
Geweben beruhen. So werden z. B. keine 
direkten Angaben über die enorm wichti-
gen hydraulischen Eigenschaften der Ka-
pillaren sowie der der Kapillarwände (Lp) 
gemacht. Obwohl bezüglich der exakten 
Mechanismen keine Klarheit besteht, be-
richten einige Autoren [2, 24, 25] über 
den Einfluss eines kritischen Druckes, 
bei dessen Überschreiten es zu einem Ab-
sinken des Blutflusses kommt. Es wur-
de bei Netzhautgefäßen gezeigt [2], dass 
der Blutstrom kollabiert, wenn der Ge-
websdruck 30 mmHg übersteigt. Wenn 
man einen Kapillardruck in diesen Gefä-
ßen annimmt, so würden einige Kapilla-
ren im Bereich schon bei 20 mmHg zuge-
hen, falls die gemachten Annahmen va-
lide sein sollten. Anämien des Sickerkis-
sens wurden auch bei chemischen Insul-
ten wie durch das Medikament Mitomy-
cin C beobachtet. Ein weit verbreiteter 
Pallor müsste dann als ein bedenkliches 
klinisches Zeichen interpretiert werden, 
da zumindest einige Kapillaren für die 
Flüssigkeitsresorption nötig sind.
Der Umstand, dass ein kleines Sicker-
kissen zu einem höheren IOP führt als ein 
großes (. Abb. 4), ist dadurch begrün-
det, dass aufgrund der kleineren Oberflä-
che bei einem kleinen Sickerkissen weni-
ger Flüssigkeitsaustausch mit der Umge-
bung stattfindet und damit die Flüssigkeit 
weiter vom Sickerkissen wegdiffundieren 
muss, bis sie resorbiert wird.
Es bestehen weitere Lücken im Verste-
hen der Ergebnisse, die das  vorliegende 
Computermodell (auch nicht) vermit-
teln kann. Das ist, wie erwähnt, die Un-
kenntnis über den kritischen Druck, bei 
dem episklerale Gefäße kollabieren. Fer-
ner ist die Unterdrückung der Kapillar-
bildung bei hohen IOP nicht geklärt. Das 
Modell sagt auch nichts aus über grund-
legende biologische Prozesse wie Heilung 
oder Narbenbildung. Die Reduktion der 
Kammerwasserproduktion bei hohen 
IOP ist auch nicht verstanden, ebenso wie 
die Möglichkeit eines transkonjunktivalen 
Flüssigkeitsflusses.
















































































































































































Lichtleiter im menschlichen Auge
Leipziger Wissenschaftler haben neue Er-
kenntnisse erlangt, auf welche Weise Wirbel-
tiere und so auch der Mensch nachts selbst 
sehr schwaches Licht und am Tag kontrastrei-
che Bilder ihrer Umwelt wahrnehmen können. 
Ausgangspunkt der Untersuchungen war die 
Frage, wie das beeindruckende Sehvermögen 
der meisten Wirbeltiere erklärt werden kann, 
obwohl das Licht auf seinem Weg durch die 
Netzhaut mehrere Gewebsschichten durch-
dringen muss und dabei reflektiert und ge-
streut wird, bevor es auf die Lichtsinneszellen 
trifft. 
An der Retina von Meerschweinchen, die 
Ähnlichkeit mit der peripheren Retina des 
Menschen hat, konnten sie  nachweisen, 
dass so genannte Müllerzellen als Lichtleiter 
fungieren. Müllerzellen sind schlauchförmige 
Gliazellen, die sich von einer Oberfläche zur 
anderen durch die ganze Dicke der Retina zie-
hen. Bei einer punktförmigen Belichtung der 
Retina-Oberfläche gelangt das Licht durch die 
Müllerzellen punktgenau und ungehindert 
zu den Lichtsinneszellen auf der Rückwand 
der Retina. 
Weiter konnten die Wissenschaftler zeigen, 
dass die Anzahl von Zapfen und Müllerzellen 
in verschiedenen Bereichen der Retina iden-
tisch ist. Diese Erkenntnis legt die Vermutung 
nahe, dass jede Müllerzelle das Licht direkt zu 
einem ihr zugeordneten Zapfen leitet. Infolge- 
dessen erhält jeder Zapfen seinen individuel-
len Anteil des Bildes der Umwelt.
Aufbauend auf den neuen Erkenntnissen sol-
len die Forschungen am Auge verschiedener 
Wirbeltiere fortgesetzt werden. So sind Ver-
gleiche mit den Netzhäuten nachtaktiver Tiere 
wie beispielsweise Ratten, deren Müllerzellen 
dünner und länger als beim Menschen und 
beim Meerschweinchen sind, denkbar.
Literatur: Agte S, Junek S, Matthias S et al 
2011) Müller Glial Cell-Provided Cellular Light 
Guidance through the Vital Guinea-Pig Retina. 
Biophys J 101:2611-2619
Quelle: 
Universität Leipzig; 
www.uni-leipzig.de
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